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I.  INTRODUCCIÓN 
 
 Los biomateriales pueden ser considerados como productos aptos para ser 
utilizados en los seres humanos con fines de tratamiento o alivio de una enfermedad o 
lesión, o bien para la sustitución o modificación de su anatomía o de un proceso 
fisiológico. Por ello, incluyen cualquier producto natural, sintético o natural modificado 
que pueda ser utilizado como un dispositivo médico o parte de él. Así, comprenden 
desde los materiales empleados en implantes de cualquier tipo hasta los utilizados en la 
fabricación de instrumental médico y quirúrgico que entra en contacto con el 
organismo. Es decir, incluyen materiales de tipo metálico, cerámico y polimérico y las 
combinaciones de ellos llamadas composites. Para el caso que nos ocupa, nos 
centraremos en los biomateriales de naturaleza inorgánica, particularmente de carácter 
metálico y cerámico. 
 
 Ahora bien, para que un material sea aceptado en su aplicación como biomaterial 
tiene que superar toda una serie de ensayos, rígidamente controlados, que exigen el 
cumplimiento de normas muy estrictas relacionadas con el carácter no tóxico, no 
carcinogénico, biocompatible y no generador de efectos adversos en el organismo. Por 
ello, cuando se analizan las posibilidades de utilización de un producto como 
biomaterial, hay que tener en cuenta tres conceptos clave: biocompatibilidad, 
biofuncionalidad y biodegradación1. 
 
 Por biocompatibilidad se entiende la capacidad del biomaterial o dispositivo 
médico implantable para ser tolerado por el organismo o aceptado por el medio 
biológico que lo va a rodear, una vez implantado. 
 
 Pero además, cualquier diseño debe presentar buenas características 
biofuncionales, pues debe ofrecer la suficiente estabilidad e integridad para mantener 
unas condiciones óptimas del proceso curativo. 
 
 Por último, la biodegradación considera la descomposición del material, con 
rotura de los enlaces y su destrucción o modificación, en un medio tan agresivo como lo 
es el organismo humano. 
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  Pues bien, una vez comentados los aspectos generales, vamos a centrarnos en los 
principales biomateriales de naturaleza inorgánica. 
 
II. BIOMATERIALES METÁLICOS 
 
II.1  METALES Y ALEACIONES DE EMPLEO MÁS FRECUENTE 
 
Los metales y aleaciones se emplean, básicamente, en implantes estructurales, a 
fin de reemplazar  determinados componentes del cuerpo humano. De forma más 
precisa, puede afirmarse que los materiales metálicos son imprescindibles, hoy por hoy, 
para aquellas aplicaciones clínicas que requieran soportar carga. Y ello por dos razones 
básicas, sus propiedades mecánicas y su resistencia a la corrosión en el organismo 
humano. Además pueden ser conformados por medio de una gran variedad de técnicas. 
Todo esto explicaría su frecuente empleo como biomateriales. 
 
 En efecto, metales y aleaciones encuentran múltiples aplicaciones en 
ortopedia, especialmente como materiales estructurales en dispositivos para la fijación 
de fracturas y en sustitución total o parcial de articulaciones, pero también para la 
fabricación de instrumental y en estabilizadores externos, abrazaderas y aparatos de 
tracción. En el ámbito de la odontología se emplean como arcos de soporte en 
ortodoncias para prevenir el desplazamiento de la dentadura, en la construcción de 
puentes y en la realización de implantes y prótesis. Finalmente pueden emplearse en 
cirugía para prótesis vasculares y válvulas cardiacas e injertos vasculares así como hilo 
de sutura en cirugía plástica y neurocirugía2,3. 
 
En la tabla siguiente (Tabla I) aparecen recogidos los materiales metálicos más 
utilizados en la actualidad4. Como puede observarse, si bien las aplicaciones de los 
biomateriales metálicos son múltiples, el número de familias de aleaciones metálicas 
que pueden soportar ese medio tan agresivo que es el organismo humano, es muy 
reducido. Pero además, los implantes metálicos realizados con ellas tampoco son 
enteramente satisfactorios, ya que aún se producen fallos en su aplicación tales como 
desgaste, corrosión, liberación de especies iónicas en el organismo, unión con los 
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tejidos óseos y transmisión de esfuerzos a los tejidos circundantes, en los que se debe 
mejorar. En este sentido, aparecen algunas expectativas interesantes por la vía de los 
tratamientos superficiales e incluso se dispone de tecnologías que hacen que la 
superficie del sustrato metálico sea bioactiva, lo que posibilita su unión con los tejidos 
circundantes. 
 
TABLA I. Materiales metálicos más utilizados 
Aleación Tipo % en peso 
Acero inoxidable AISI 316L 18 Cr, 12 Ni, 2,5 Mo, <0,03 C, Fe 
 
Aleaciones de cobalto Co-Cr ASTM F75 28 Cr, 6 Mo, 2 Ni, Co (Vitallium) 
 Co-Ni-Cr ASTM F5758 20 Cr, 35 Ni, 10 Mo, Co 
 
Titanio Pureza comercial 100 Ti 
Aleaciones de titanio Ti6Al4V 6 Al, 4V, Ti 
Aleaciones de plata Ag-Pd-Au 15 Pd, 5 Au, Ag 
 
 
II.2. PRINCIPALES PROPIEDADES DE ESTOS BIOMATERIALES 
 
 Un aspecto importante a la hora de seleccionar un material con fines 
estructurales es considerar  que, si bien  los tejidos a sustituir tienen la capacidad de 
autorregenerarse, el biomaterial empleado como sustitutivo carece de ella y, por tanto, 
puede degradarse en el organismo. Los principales procesos degradatorios que provocan 
fallos en el comportamiento del material son la corrosión, la fatiga, el desgaste y las 
combinaciones entre ellos. Dada su gran importancia como factores limitantes de las 
posibilidades de aplicación de un biomaterial, los analizaremos detenidamente. 
 
 II.2.1. Resistencia a la corrosión 
 
 La norma ASTM (G 15) define la corrosión como el deterioro de un material y 
de sus propiedades, provocado por reacción química o electroquímica entre dicho 
material y su entorno. 
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 En condiciones normales, los fluidos extracelulares del cuerpo humano, que 
constituyen el medio agresivo que reiteradamente se ha citado, se pueden considerar 
como una disolución acuosa de oxígeno y diversas sales tales que NaCl, MgCl2, KCl, 
glucosa, etc., con un pH=7,4 aproximadamente. Se trata, por tanto, de un medio 
electrolítico que contiene iones cloruro y conduce electrones, lo que facilita que puedan 
producirse fenómenos electroquímicos de corrosión. 
 
 En la Tabla II se recogen los potenciales de picado, para aquellos metales y 
aleaciones de mayor uso, medidos en el medio de la disolución de Hank, por ser el 
sistema que mejor reproduce las condiciones de nuestro entorno5. 
 
TABLA II. Propiedades en la disolución de Hank 
COMPOSICIÓN QUÍMICA POTENCIALES DE RUPTURA 
Sustancia g/L Metal Pot. rupt., V 
NaCl 8 Acero inoxidable 316L 0,2 a 0,3 
CaCl2 0,14 Co-Cr-Mo 0,42 
KCl 0,4 Co-Ni-Cr 0,42 
NaHCO3 0,35 Ti-Ni 1,14 
C6H12O6 1 Ti (puro) 2,4 
MgCl2.H2O 0,1 Ti6Al4V 2,0 
Na2HPO4.2H2O 0,06 Ag-Pd 0,45 
KH2PO4 0,06 
MgSO4.7H2O 0,06 
 
 
 Destacan los muy altos valores que corresponden al titanio y sus aleaciones, 
debidos a su capacidad de pasivarse mediante la formación de capas protectoras de 
óxido en su superficie. Por el contrario, la resistencia a la corrosión en este medio, es 
mucho menor para el acero inoxidable 316L. Así, no es de extrañar que el primer 
material seleccionado para implantes fuera el titanio, por su comportamiento inerte 
frente a los tejidos duros, habiéndose comprobado que los huesos crecen en estrecho 
contacto con una capa de óxido de titanio6. 
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 De otro lado, la corrosión en el medio bucal es muy compleja ya que también lo 
son las condiciones en que deben trabajar los dispositivos dentales: fluctuaciones de 
temperatura, presencia de polvo, cambios de pH y descomposición de los alimentos 
atrapados entre los dientes. Por ello,  el oro sigue siendo el material clave en la 
elaboración de dispositivos dentales fijos. Sin embargo, ante su alto precio se han 
buscado alternativas de menor costo tales como aleaciones de oro de baja ley, 
aleaciones de plata, aleaciones de plata-paladio y níquel-cromo, siendo estas dos últimas 
las más prometedores en la práctica, particularmente en estructuras unifásicas7. 
 
II. 2.2. Resistencia a la fatiga 
 
 Los ensayos de fatiga en los materiales miden su resistencia a la falla cuando se 
aplica repetidamente un esfuerzo inferior a su límite de fluencia. En estas condiciones se 
define la resistencia a la fatiga como el esfuerzo requerido para provocar la ruptura por 
fatiga en 500 millones de ciclos. Es por ello que el conocimiento de su valor resulta 
fundamental para los biomateriales, y así poder estimar su comportamiento a largo 
plazo, dadas las cargas cíclicas que deberán soportar en su aplicación como implantes. 
 
 La Tabla III recoge la resistencia a la fatiga para las aleaciones de uso más 
frecuente. Destaca, en todos los casos, que la resistencia es menor cuando el ensayo se 
realiza en disolución salina y que los valores más altos se obtienen, sin lugar a dudas, 
para la magnífica aleación de titanio Ti-6Al-4V, la más empleada en implantes 
quirúrgicos. Pero además, este valor de resistencia a la fatiga puede incrementarse hasta 
2,5 veces por templado a 900° con brusco enfriamiento en agua8. 
 
TABLA III. Resistencia a la fatiga en MPa 
Material Al aire En dis. de Hank 
Acero inoxidable 316L sin templar 260–280 230–270 
Aleación de fundición Co-Cr-Mo 310 240–280 
Aleación trabajada de Co-Cr-Mo 550 475 
Titanio de pureza comercial no trabajado 300 240 
Ti6Al4V no templado 605 500 
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 Los últimos avances pretenden eliminar el vanadio de la aleación, para evitar los 
posibles efectos tóxicos producidos por este metal. Ello ha conducido a las aleaciones 
Ti-5Al-2,5Fe y Ti-4,5Al-5Mo-1,5Cr denominada aleación Corona4. 
 
II.2.3. Desgaste de metales y aleaciones 
 
 Esta propiedad resulta especialmente significativa cuando el material se va a 
emplear en prótesis de unión. El desgaste se produce al entrar en contacto dos cuerpos 
por medio de una carga que hace que uno se desplace respecto a otro. Se requiere una 
fuerza paralela a la superficie de contacto que mantenga la velocidad constante, 
superando así la fuerza de fricción. Por ello, para evitar el desgaste debe reducirse la 
fuerza de fricción tanto como sea posible. 
 
 En las articulaciones artificiales de cadera o de rodilla intervienen 
conjuntamente componentes metálicos que se deslizan bajo carga, con componentes 
poliméricos, particularmente polietileno de ultra alto peso molecular (UHMWPE). Así, 
además del posible desgaste del material metálico hay que considerar el desgaste del 
polietileno, el cual puede producir un cuerpo extraño en los tejidos de los alrededores, 
susceptible de desembocar en un  proceso de osteolisis, con la consiguiente inutilización 
del implante9. 
 
 En la Tabla IV están recogidos los coeficientes de fricción dinámicos para varias 
combinaciones de materiales. Se observa que los valores más próximos a la referencia 
natural (articulación de cadera) corresponden a las combinaciones UHMWPE/Co-Cr y 
UHMWPE/Ti-6Al-4V. Una vez más aparece esta aleación de titanio ofreciendo las 
mejores perspectivas. 
 
 La aleación Ti-6Al-4V ampliamente utilizada para la fabricación de prótesis 
osteoarticulares, presenta como principales ventajas, baja densidad, buenas propiedades 
mecánicas, gran biocompatiblidad y elevada resistencia a la corrosión y a la fatiga. Sin 
embargo, al igual que las restantes aleaciones de titanio, tiene una limitada resistencia al 
desgaste, debido a su baja dureza. Para salvar este inconveniente se ha descubierto que 
mediante nitruración superficial en horno eléctrico (4 horas a 1.100° C), en atmósfera de 
nitrógeno, se obtienen capas de TiN, compactas, homogéneas y con una dureza 3 veces 
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superior a la del material de partida10. Además la adherencia de estas capas al substrato 
es total, sin que aparezcan grietas en el recubrimiento. Por todo lo cual, se constituye 
como una de las mejores posibilidades actuales, en combinación con el UHMWPE. 
 
TABLA IV. Coeficientes de fricción dinámicos
Combinación de materiales µD
Acero/acero 0,5 
UHMWPE/Acero (suero) 0,07-0,012 
UHMWPE/Co-Cr (suero) 0,05-0,011 
UHMWPE/Al2O3 (dis. salina) 0,05 
UHMWPE/Ti6Al4V (suero) 0,05-0,12 
Articulación cadera natural (dis. salina) 0,005-0,01 
 
 
II.3. NUEVOS DESARROLLOS 
 
II.3.1. La superaleación MA 956 
 
 Desde que hace varios años se propusiera esta superaleación como posible nuevo 
biomaterial, hasta nuestros días, se ha recorrido un largo camino en el que la inicial 
resistencia a la corrosión frente a sueros fisiológicos se ha visto acompañada de otras 
magníficas propiedades, que hacen de este biomaterial probablemente el más 
esperanzador para el empleo convencional en aplicaciones como prótesis de cadera y 
rodilla e implantes dentales. 
 
 La MA 956 es una superaleación ferrítica, procesada vía pulvimetalurgia por 
aleado mecánico (MA) y mediante tratamientos termomecánicos. Su composición 
química es Fe-20Cr-4,5Al-0,5Ti-0,5Y2O3 (% en masa). Como se ve, lleva incorporado 
un dispersoide, la ytria, que le proporciona una fase termodinámicamente estable 
cuando es sometida a altas temperaturas (superiores a 1050°C) y facilita la formación de 
una capa superficial, de unos 5 µm, de alúmina α, fina, densa y muy bien adherida. Esta 
capa proporciona un excelente comportamiento frente a la oxidación, hasta el punto que 
resulta difícil determinarlo cuantitativamente11,12. 
 8
  Así, el umbral de pasivación está en el rango de 10-9 A cm-2, lo que significa que 
su comportamiento frente a la corrosión es 103 veces mejor que el del titanio. 
 
 Pero además, las elevadas tensiones residuales de comprensión previenen la 
formación de grietas durante la deformación elástica, lo que favorece una buena 
resistencia al desgaste. De los diferentes pares ensayados, en lo que resistencia al 
desgaste se refiere, el mejor es el formado por la MA956  preoxidada y el polietileno13,14 
(Figura 1). 
 
 
 
FIGURA 1. Comportamiento al desgaste en función del número de ciclos 
 
 Por último, esta capa de α alúmina induce una respuesta "in vivo" 
completamente satisfactoria, con un grado de biocompatibilidad excelente (Figura 2). 
 
 Pienso que todo ello justifica, ampliamente, la afirmación que se hacía al 
principio de este apartado. 
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FIGURA 2. Microfotografía SEM de la parte distal del fémur con aleación MA 956 
preoxidada, a los tres meses de su implantación 
 
 
II.3.2. Aleaciones con memoria de forma 
 
 Si bien el fenómeno es conocido desde hace tiempo, sus posibilidades dentro del 
campo de los biomateriales resulta mucho más reciente15. 
 
 El efecto memoria de forma está íntimamente relacionado con la 
pseudoelasticidad  y ambos se basan en la transformación termoelástica martensítica 
(austenita → martensita) que puede obtenerse por enfriamiento o inducirse por 
esfuerzos. En dicha  transformación el material modifica su estructura cristalina a un 
sistema hexagonal compacto propio de la martensita, transformación que se produce sin 
difusión. Pues bien, la pseudoelasticidad se da si, una vez inducida una transformación 
martensítica mediante un esfuerzo, al cesar éste, la martensita producida resulta ser 
inestable en el rango de temperaturas en que se opera. La deformación producida 
durante la aplicación del esfuerzo se recupera al cesar, ya que la martensita vuelve a la 
fase inicial. 
 
 Así mismo, al aplicar un esfuerzo por debajo de la temperatura de comienzo  de 
la transformación martensita → austenita, el cambio producido en la forma permanece. 
Sin embargo, al calentar hasta la temperatura de finalización del proceso  martensita → 
austenita, el material recupera su forma inicial debido a la transformación producida. 
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Así se obtiene la forma original de la fase inicial y se recupera la deformación de la fase 
martensítica. Esto se conoce como efecto memoria de forma16. 
 
 Dentro de las diferentes posibilidades estudiadas, la aleación NiTi, combina las 
características del efecto memoria de forma y la pseudoelasticidad con una excelente 
resistencia a la corrosión y al desgaste, además de buena compatibilidad, lo que hace de 
ella un biomaterial muy apropiado, particularmente en cirugía ortopédica y odontología. 
 
 Así, algunas posibles aplicaciones de estas aleaciones incluirían arcos de 
ortodoncia, clips de aneurismas intracraneales, filtros de vena cava, músculos de 
contracción artificial, etc. En Francia y Alemania ya se han realizado con ellas algunos 
implantes ortopédicos como las grapas. En EE.UU. y Canadá las investigaciones se 
orientan hacia implantes cardiovasculares y hacia su utilización en microcirugía y  
cirugía no invasiva. Por último, Rusia y China las han utilizado en prótesis coronarias y 
en implantes de corrección de columnas vertebrales, sin que hasta la fecha se hayan 
producido problemas acusados. 
 
 
III. BIOCERÁMICAS 
 
III.1. CARACTERÍSTICAS GENERALES Y CAMPOS DE APLICACIÓN 
 
 Materiales biocerámicos son aquellos específicamente diseñados para ser usados 
en  la fabricación de implantes quirúrgicos, prótesis y órganos artificiales, así como para 
cumplir una determinada función fisiológica en el cuerpo humano17. 
 
 Las biocerámicas poseen una buena biocompatibilidad y oseointegración y, 
además, son los materiales más parecidos al componente mineral del hueso, por lo que 
sus expectativas de aplicación son muy amplias. Sin embargo, su carácter rígido y 
quebradizo limita su empleo a aquellas aplicaciones que no deban soportar cargas, como 
es el caso del relleno de defectos óseos, tanto en cirugía bucal como en ortopédica, en la 
cirugía del oído medio y en el recubrimiento de implantes dentales y articulaciones 
metálicas. No obstante, se está investigando activamente en otros posibles campos de 
 11
utilización como son la fabricación de cementos basados en fosfato cálcico, la 
preparación de mezclas bifásicas  para obtener componentes minerales del hueso lo más 
similares a las  apatitas biológicas, la ingeniería tisular y, por supuesto, la obtención de 
materiales nanoestructurados semejantes a las estructuras de los tejidos duros18. 
 
 Estructuralmente, las cerámicas se pueden clasificar en: sólidos cristalinos, 
sólidos amorfos como los vidrios y sólidos amorfos con núcleos de cristalización caso 
de las vitrocerámicas. Además, atendiendo a su actividad química  en el organismo 
humano, se consideran 3 tipos de biocerámicas (Tabla V): 
 
TABLA V. Biocerámicas según su actividad química
Tipos Materiales 
Bioinertes Al2O3 ;TiO2 ; SiO2 ; ZrO2
 
Bioactivas 
Biovidrios 
Vitrocerámicas (apatita-wollastonita) 
Hidroxiapatita 
Biorreabsorbibles β - Ca3(PO4)2
 
Se utilizará esta clasificación como eje para el desarrollo de los distintos tipos de 
cerámicas y sus aplicaciones. 
 
 
III.2. MATERIALES CERÁMICOS BIOINERTES 
 
 Estos materiales deben tener una escasísima influencia en los tejidos vivos que 
les rodean. Por ello se les exigen varios requerimientos17: 
• El material es insoluble en el organismo. 
• Cualquier materia desprendida del implante no afecta a las células. 
• Debe producirse una fuerte y rápida absorción de moléculas del organismo 
en la superficie del implante, para así quedar completamente cubierto por el 
tejido vivo. 
 
El cerámico bioinerte más popular y de mayor uso es la alúmina. Sin embargo el 
mayor problema para su empleo en implantes es el alto módulo de elasticidad de Young 
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(380 GPa), que provoca un elevado desajuste elástico en la interfaz con el hueso. Tal 
hecho genera una distribución asimétrica de cargas y el implante, al tener el mayor 
módulo de elasticidad, soportará  la mayor parte de los esfuerzos. Es decir, el hueso 
estará "protegido" de los esfuerzos, lo cual es perjudicial, pues los huesos que no 
soportan esfuerzos o cargas o sólo padecen esfuerzos de compresión terminan 
experimentando un cambio biológico que conduce a su debilitamiento y atrofia. Con 
ello, la probabilidad de fractura del hueso, de la interfaz o del implante, será sumamente 
elevada. 
 
Para solucionar este problema se han propuesto varios caminos. Quizás el más 
prometedor consiste en la utilización de materiales cerámicos polifásicos, pues así es 
posible variar la cantidad relativa de las fases presentes y otras características macro y 
microestructurales de manera adecuada, para adaptar sus propiedades a las del 
biosistema19. En este sentido, se ha desarrollado un sinterizado de Al2O3-TiO2-SiO2, de 
composición química (% en peso) 90%TiO2; 7,5%Al2O3 y 2,5%SiO2 que presenta unas 
propiedades muy interesantes. 
 
En efecto, este material tiene un coeficiente de expansión térmica, α = 8.86.10-6 
°C-1, muy similar al de la dentina y al del titanio metálico. Esto último facilitaría el 
empleo del cerámico ternario en implantes compuestos cerámico/metal. 
 
Además, sus propiedades mecánicas son superiores a las del bioinerte 
monofásico de mejor comportamiento, que es el TiO2. Sin embargo, a pesar de que el 
módulo de elasticidad de Young es 5 veces menor que el de la alúmina, todavía es muy 
alto comparado con el del hueso. No obstante, se ha podido fabricar, empleando el 
método del peróxido de hidrógeno, en forma de material poroso de alta porosidad (65%) 
(Figura 3), con poros interconectados y un valor del módulo de Young similar al del 
material óseo, tal como se requiere para la fabricación de implantes quirúrgicos. 
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FIGURA 3. Estructura porosa de un compacto cerámico Al2O3-TiO2-SiO2 
sinterizado 
 
III.3. EL HIDROXIAPATITO Y OTROS FOSFATOS: SINTESIS, 
TRATAMIENTOS Y PROPIEDADES 
 
El hidroxiapatito (HA) es el principal componente inorgánico de los tejidos 
duros (huesos y dientes) tanto humanos como animales. Presenta muy buenas 
propiedades como biomaterial, tales que biocompatibilidad, bioactividad, 
osteoconductividad, unión directa al hueso, etc., por lo que es ampliamente utilizado, 
particularmente como material de implante óseo. 
 
La composición del hidroxiapatito estequiométrico es Ca10 (PO4)6 (OH)2, con 
una relación Ca/P = 1,67, mientras que la del hidroxiapatito deficiente en calcio 
(CDHA) es Ca9 (HPO4) (PO4)5(OH), con Ca/P=1,50. Este último es el que  se considera 
más parecido al de los huesos humanos20. 
 
El hidroxiapatito puede obtenerse a partir de disoluciones de una sal cálcica e 
ión fosfato, en medio básico (pH >10,5), según la reacción, expresada en la Tabla VI: 
 
TABLA VI. Reacciones de obtención del HA y del β-Ca3(PO4)2 
Reacción Relación Ca/P 
6 H3PO4 + 10 Ca(NO3)2 + 2 H2O →  Ca10(PO4)6(OH)2 + 20 HNO3 1,67
2 H3PO4 + 3 Ca(NO3)2 →  Ca3(PO4)2+ 6 HNO3 1,54
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 Análogamente se ha obtenido el β- fosfato tricálcico, también empleado como 
biomaterial21. 
 
No obstante, el número y variedad de métodos de síntesis existentes en la 
actualidad para obtener el hidroxiapatito es muy grande, dada la conceptualmente 
simple, pero rica y diversa, termoquímica de este material.  
 
En la Tabla VII se han agrupado estos diferentes métodos y sus características 
principales: Vía húmeda, vía seca, hidrólisis... Dadas las amplias posibilidades 
existentes, resulta interesante comparar la pureza de los productos obtenidos con el 
coste del método (Figura 4). Destaca claramente la obtención por vía húmeda. 
Exactamente en el polo opuesto se encuentra el procedimiento por vía seca20. 
 
TABLA VII. Métodos de síntesis del hidroxiapatito
Método Características del proceso 
Vía húmeda Se emplea para obtener grandes cantidades de polvo fino de HA homogéneo 
desde 20 a 700 ºC 
Vía seca Requiere altas temperaturas y reactivos en estado de polvo fino para facilitar 
el contacto 
Hidrólisis Se basa en la hidrólisis de distintas sales, de fosfato de calcio, alguna de las 
cuales está en forma hidratada 
 
Hidrotérmico 
Cuenta con la presencia de fase acuosa en el sistema y el agua participa 
activamente, acelerando la disolución, difusión, adsorción, reacción y 
catalización 
 
Sol-gel 
Los productos de reacción son muy homogéneos y con alta pureza, debido a 
la casi ausencia de impurezas en los reactivos y a las no muy altas 
temperaturas de síntesis. Sirve para preparar recubrimientos, fibras y piezas 
de vidrio 
 
Sonoquímico 
Se emplea irradiación ultrasónica que produce ondas acústicas a 20 kHz, con 
una potencia máxima de 600 W. Hay que controlar el pH y la T, pues los 
ultrasonidos causan calentamiento 
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FIGURA 4. Valoración de los métodos de síntesis 
 
 Así mismo, los métodos de conformado existentes ofrecen múltiples 
posibilidades. La Tabla VIII agrupa los más característicos y sus condiciones de 
realización. 
 
TABLA VIII. Condiciones de sinterización según el método de conformado 
Método Condiciones 
Espumado con aditivos orgánicos 1250 ºC/5 h – 1350 ºC/2 h 
Esponja polimérica 1250 ºC/1 h 
Colaje con expandido químico 1200 ºC/3 h 
Prensado isostático 1250 ºC/2 h a 200 MPa 
Prensado isostático en caliente 1000 ºC/2 h a 100 MPa 
Colaje en cinta 1200 ºC/1 h 
 
 La preparación de biocerámicas porosas puede hacerse empleando metilcelulosa  
como  agente espumante.  Se obtiene  HA compuesto por una sola fase y con alta 
porosidad. Este hidroxiapatito es utilizable para implantes osteointegrados y como 
agente de liberación lenta de fármacos en tejidos duros. 
 
También se han producido biocerámicas porosas de hidroxiapatito por colaje con 
expandido químico. Así se mezclan suspensiones acuosas y polvo de polímero que al 
desaparecer durante el tratamiento térmico deja una red porosa. En línea similar se 
encuentra el proceso denominado de "esponja polimérica". 
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Otro de los grandes campos de utilización de los fosfatos cálcicos apatíticos es 
su empleo como recubrimiento, para mejorar la fijación de implantes metálicos 
ortopédicos y dentales. La técnica comercial para producir estos recubrimientos es el 
plasma-spray, pero presenta serios problemas de adherencia recubrimiento-substrato, así 
como falta de uniformidad del recubrimiento desde el punto morfológico y de 
cristalinidad. Otras técnicas ensayadas tales que la deposición electroforética, la 
deposición por magnetrón sputtering o la deposición por sputtering de haz de iones 
tampoco han dado los resultados esperados. Sin embargo, la ablación láser  está 
teniendo gran éxito en la producción de recubrimientos de fosfato cálcico de diferente 
composición, estructura, cristalinidad y gran adherencia22. 
 
El sistema de ablación se basa en una cámara de vacío llena de vapor de agua 
hasta la presión deseada. El haz de un láser excímero de ArF se focaliza en un blanco de 
hidroxiapatito, depositándose el recubrimiento en un susbstrato paralelo al blanco, 
mantenido a la temperatura adecuada. 
 
Finalmente, respecto al β-fosfato tricálcico antes comentado, se trata de un 
material que además de bioactivo es biorreabsorbible. El β-TCP, con tamaño de grano 
entre 50 y 200 micras se reabsorbe por la acción de las células óseas, cumpliéndose así 
dos funciones: 
 
• Aportación, in situ, de Ca y P lentamente y de forma continuada. 
• Aparición de porosidad progresiva, de tamaño de poro adecuado para el 
crecimiento del hueso neoformado, a medida que el β-TCP  es degradado por 
el medio fisiológico. 
 
 
 
III.4. VIDRIOS Y VITROCERÁMICAS BIOACTIVOS 
 
 El vidrio es un material cerámico producido  a partir de materiales inorgánicos a 
altas temperaturas. Se puede definir como un producto inorgánico de fusión, que se ha 
enfriado a una condición  rígida, sin cristalización. Su estructura, por tanto, es amorfa. 
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Las moléculas de un vidrio no están colocadas en un orden de largo alcance, sino que 
cambian su orientación, de manera aleatoria, en todo el sólido. 
 
 La mayoría de los vidrios inorgánicos pueden transformarse desde su estado no 
cristalino a un estado cristalino, por tratamiento a elevada temperatura. A este proceso 
se le denomina desvitrificación. Pues bien, las vitrocerámicas son cerámicas 
policristalinas obtenidas por desvitrificación controlada, de tal forma que se logre 
cristalizar aproximadamente el  90% de la masa vítrea, formando cristales de tamaño 
comprendido entre 0,1 y 1 µm. Para facilitar este proceso se suele añadir un agente de 
nucleación, tal que el dióxido de titanio. A diferencia de los vidrios, las vitrocerámicas  
no experimentan choque térmico, por su pequeño coeficiente de dilatación térmica, 
además de presentar una resistencia mecánica y una conductividad térmica 
relativamente altas. De ahí sus posibles campos de aplicación. 
  
 Pues bien, por vidrios y vitrocerámicas bioactivos se entienden aquellos que 
poseen la capacidad de desarrollar una fuerte unión con el tejido óseo. Razón por la que 
despiertan un gran interés con vistas a su utilización clínica en implantes para la 
sustitución y reparación de tejidos óseos. 
 
 El mecanismo de unión derivaría de una secuencia de reacciones entre el 
material y el medio fisiológico, con formación de una capa intermedia rica en sílice, 
seguida por otra capa exterior de fosfato cálcico. Los estudios in vitro e in vivo han 
puesto de manifiesto que el material bioactivo forma una capa de hidroxiapatito en su 
superficie, al entrar en contacto con suero fisiológico artificial, saliva humana parotidea 
o al ser implantado, uniéndose directamente a través de dicha capa al tejido óseo. En la 
Figura 5 está representada la microfotografía, tomada por microscopía electrónica de 
barrido, en la que aparece sobre la superficie de una vitrocerámica la capa de HA, 
después de un mes de inmersión en suero fisiológico artificial23. 
 
 Del estudio detallado de toda la información suministrada por el conjunto de 
técnicas de análisis y caracterización, se ha podido deducir, finalmente, que la capa 
formada sobre la superficie de estos vidrios es una apatita nanocristalina, no 
estequiométrica y con presencia de carbonato, esto es carbonatohidroxiapatita,  
semejante a las apatitas biológicas. 
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FIGURA 5. Microfotografía de MEB de la superficie de un vitrocerámico, 
mostrando la capa de HA 
 
 Por otra parte, los vidrios y vitrocerámicas bioactivos actualmente empleados 
corresponden a marcas registradas. No obstante, en la Tabla IX se ha recogido la 
composición, en % en peso, de un vidrio ordinario y de un vidrio bioactivo denominado 
Bioglass 45S5. Destaca el menor contenido en sílice del bioglass, así como la presencia 
del P2O5 (responsable de la formación de los fosfatos) y el mayor contenido en Ca+2. Por 
otra parte no hay Al2O3, ya que la adición  de Al+3  elimina la bioactividad de estos 
materiales. 
 
TABLA IX. Composición en % en peso 
Componentes Vidrio ordinario Bioglass 45S5 
SiO2 70-74 45 
Na2O/K2O 13-16 24,5 
CaO 10-12 24,5 
MgO 1-4 - 
P2O5 - 6 
Al2O3 1-3 - 
 
La obtención de estos vidrios se ha llevado a cabo, tradicionalmente, por el 
método de fusión y enfriamiento rápido, lo que genera materiales de baja superficie 
específica y baja porosidad, por tanto, escasa reactividad y respuesta lenta. Para 
eliminar este problema, desde hace varios años se utiliza el método sol-gel que 
proporciona vidrios biactivos de alta reactividad, en los que la velocidad de crecimiento 
del hueso es muy superior. Si bien todavía no ha sido autorizada su utilización en 
clínica humana, aunque si en animales, los buenos resultados obtenidos auguran una 
pronta autorización. 
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  Mención aparte merece la preparación de vidrios y vitrocerámicas bioactivos 
magnéticos, mediante la inclusión de agregados ferro o ferrimagnéticos, que 
conservando el carácter bioactivo, permitan un aumento controlado de la temperatura 
por producción inducida de corrientes parásitas o de Foucault, al aplicar un campo 
magnético externo variable18. Así se podría conseguir el calentamiento selectivo y 
controlado de una determinada zona. A 43°C, las células cancerígenas de los huesos, al 
estar menos oxigenadas que las sanas, serían las primeras en morir, sin padecer las 
células sanas. Este será, sin duda, uno de los campos de desarrollo en los próximos 
años. 
 
 
 
 
 
 IV. 
 
 
 Sin ningún afán de alargar innecesariamente este discurso, quisiera terminar 
considerando algunos RECIENTES DESARROLLOS DE APLICACIÓN EN 
FARMACIA. Me refiero, concretamente, a las nanocascarillas de oro y a los microchips 
inteligentes. 
 
 Las nanocascarillas son unas perlitas de vidrio, de dimensiones nanométricas, 
recubiertas de oro, inventadas en la Universidad de Rice. Aunque pueden fabricarse de 
forma que absorban radiación luminosa de cualquier longitud de onda, las más 
interesantes son las que captan energía del infrarrojo cercano, pues esa radiación 
atraviesa fácilmente algunos centímetros de tejido humano. Utilizando una fuente de 
infrarrojos, podrían calentarse desde el exterior nanocascarillas previamente inyectadas 
en el organismo. Si estas nanocascarillas llevasen adosadas unas cápsulas de polímero 
sensible al calor, que contuviesen las moléculas de fármaco, al recibir la radiación 
infrarroja liberarían el fármaco pertinente, en el momento deseado24. 
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 Siguiendo la misma línea  de razonamiento, se ha pensado aplicar estas 
nanocascarillas en oncoterapia, mediante la unión de las perlitas a anticuerpos que 
actúen específicamente con las células tumorales (Figura 6). Incluso podría pensarse 
que el sólo calentamiento de las nanocascarillas, a la temperatura adecuada, podría 
servir para destruir las células cancerosas sin afectar a las sanas, al igual que se 
comentaba en el caso de las vitrocerámicas magnéticas. 
 
FIGURA 6. Nanocascarillas de oro en oncoterapia 
 
 En otra línea de actuación pero con la misma finalidad se encuentran los 
microchips inteligentes, sistemas que liberarían fármacos en respuesta a señales 
químicas del organismo, de forma que la concentración de agente terapéutico se 
mantuviera siempre en los niveles deseados25. 
 
FIGURA 7. Microchip inteligente implantable 
 
 La idea se basa en la fabricación de microchips de silicio, desarrollados en el 
MIT, que dispongan de una serie de reservorios rellenables con los medicamentos y 
recubiertos por un finísimo pan de oro (Figura. 7). Al aplicar  una corriente eléctrica de 
un voltio, a uno  o más de los pocitos, se disolvería la cubierta áurea, liberando el 
fármaco. Estos microchips se podrían implantar por debajo de la piel, en la médula 
espinal o en el cerebro, tanto para liberar fármacos como para aplicar quimioterapia 
contra el cáncer, siempre controlando de forma precisa la cantidad de fármaco 
consumida. Además, los datos facilitados podrían descargarse en ordenadores tanto del 
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paciente como del médico o del hospital, actualizando la historia farmacológica del 
paciente. Junto con el  microchip, se requiere una pila pequeña, por lo que no parece 
que los materiales empleados sean incompatibles con los tejidos y produzcan efectos 
secundarios. 
 
 En cualquier caso, estamos ante caminos que conducen a ese fin tan buscado de 
liberar el fármaco adecuado, en el momento preciso, con la dosis justa, en la parte del 
organismo apropiada. 
 
 Y nada más, reitero otra vez las gracias a todos  los que me han permitido vivir 
un día tan feliz como el de hoy, y, por supuesto, a todos los compañeros, amigos y 
familiares que me han querido acompañar en este acto. 
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